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Resumen 
 
El objetivo del proyecto es el desarrollo e implementación de un sistema portá-
til y de bajo consumo que proporcione la medida del electrocardiograma 
(ECG/EKG, del alemán Elektrokardiogramm) y del fotopletismograma, y la 
transmisión inalámbrica de dichas señales a un nodo central (PC, PDA…) con 
la correspondiente visualización de ambas señales. 
 
Para adquirir la señal del ECG, el trabajo realizado consiste en tomar una se-
ñal diferencial mediante electrodos metálicos colocados en dos puntos deter-
minados del cuerpo, seguido de una etapa de amplificación y acondiciona-
miento de la señal para conseguir mejorar la calidad de la señal.  
 
En cuanto a la señal fotopletismográfica, se utiliza el hecho de que la ab-
sorción de luz a una determinada longitud de onda por parte de la sangre tiene 
una relación directa con la saturación de oxihemoglobina,  procedimiento de-
nominado fotoplestimografía. Utilizando un diodo emisor de luz (Light emitting 
diode, LED) y una fotorresistencia (Light-dependent resistor, LDR) y mediante 
una etapa analógica para acondicionar la señal, se detectará la intensidad de 
la luz reflejada sobre el dedo corazón de la mano del paciente, señal propor-
cional a la presión sanguínea. 
 
Tras el acondicionamiento de ambas señales se dispone de un Kit 
eZ430-RF2500T alimentado por baterías que incluye un microcontrolador. El 
microcontrolador adquiere, muestrea, cuantifica y transmite las señales. Si es 
necesario almacena los datos dependiendo de la capacidad de su memoria.  
 
El trabajo del microcontrolador  consiste en adquirir y cuantificar ambas se-
ñales. A continuación se adapta a este nodo inalámbrico un módulo          
Bluetooth® alimentado por las mismas baterías, con la finalidad de establecer 
la comunicación remota, instantánea y simultánea de estas dos señales por 
medio de la tecnología Bluetooth. 
 
Finalmente se envían estas señales a cualquier dispositivo que tenga receptor 
Bluetooth (móvil, PDA, PC) y en éste se representará la señal mediante un 
programa de adquisición (LabVIEW® en nuestro caso), o incluso la posibilidad 
de envío de esta señal a un centro médico para la supervisión del paciente de 
manera remota. 
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Overview 
 
The project’s aim is to design, implement and characterize a portable acquisi-
tion system for ECG and photoplethysmographic signals with wireless commu-
nication capability which enables data transmission to a central host like a 
PDA, mobile phone, etc, which in turn enables signal viewing. 
 
For the ECG signal the chosen technique is to acquire the differential voltage 
drop between two double metallic dry electrodes -based on a previous work. 
The signal chain is designed as to provide the best signal quality in terms of 
common mode rejection and noise and is compliant with EC38 AAMI standards 
for ambulatory ECG monitoring devices. 
 
Regarding the plethysmogram, we take advantage of the absorption character-
istics of blood when exposed to a certain light wavelength, implementing a pho-
toplethysmographic conditioning system. By using an LED as a light signal and 
an LDR as photosensor, we design a suitable conditioning stage for detecting 
the scattered optical signal in the hand’s middle finger. This signal will be re-
lated to the mechanical activity of the heart –blood pressure. 
 
The digital subsystem is implemented by means of the battery supplied Texas 
Instruments’ eZ430-RF2500T development kit. The microcontroller performs 
the acquisition and transmission of sampled signals to a RF radio. This latter is 
implemented by a Bluetooth® wireless module enabling remote communica-
tions for monitoring functions. This was the chosen option due to its enable 
data rate which allows for data transmission of more than one channel, and 
also because this technology is widely accepted and commercially available in 
many portable devices. 
 
A central host provided with a Bluetooth transceiver (PDA, mobile phone …) 
will be responsible for data handling and display. For this purpose, a Labview 
application has been developed and verified. The final system might be used 
as a hardware platform for e-health related applications. 
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1. INTRODUCCIÓN 
 
El presente proyecto está muy relacionado con la telemedicina, que trata de dar 
servicios médicos a distancia, para evitar citas y encuentros entre pacientes y 
médicos y mejorar los test realizados.  
 
La telemedicina emplea la tecnología de la información y de las comunicacio-
nes para facilitar tanto al equipo médico como al paciente, de la supervisión de 
señales de origen biomédico, como las señales vitales. Estas pueden ser ad-
quiridas mediante un sistema autosuficiente y portátil, y además sean enviadas 
de forma inalámbrica para luego ser tratadas y visualizadas por pantalla de un 
PC, PDA, etc. 
 
En la actualidad está estudiado [1] que la población de la Unión Europea está 
envejeciendo a una gran velocidad, y tras 40 años la población mayor de 85 
años se incrementará en un factor de 3, y habrá más de 60 millones de perso-
nas que sobrepasen los 65 años. 
 
Mayoritariamente es sobre este grupo de la población sobre el que esta tecno-
logía es más beneficiosa, permitiendo la monitorización desde casa y evitando 
así la ocupación hospitalaria, facilitando la supervisión a ciertos pacientes con 
problemas de movilidad y en mayor parte aumentando la eficiencia del tiempo 
dedicado por los médicos a consultas médicas. 
 
El electrocardiograma (ECG/EKG, del alemán Elektrokardiogramm) y el foto-
pletismograma son dos de estas señales de interés, la primera representa la 
actividad eléctrica del corazón y la segunda permite obtener información in-
directa sobre la presión arterial y conocer la saturación de oxígeno en la sangre 
en caso de realizar la fotopletismografía mediante dos longitudes de onda. Son 
señales importantes tanto para diagnosticar enfermedades cardiovasculares 
como para la detección temprana de hipoxias (ausencia de oxígeno en el cuer-
po o alguna parte de este).  
 
 
1.1 Información sobre El ECG 
 
Durante el ciclo cardiaco, la aurícula derecha del corazón recibe la sangre ve-
nosa del cuerpo, la envía al ventrículo derecho el cual la bombea a los pulmo-
nes, para el intercambio de gases, luego del cual la sangre se oxigena y pasa a 
la aurícula izquierda. Por último el ventrículo izquierdo es el encargado de dis-
tribuir la sangre a todo el cuerpo. La Fig. 1.1 representa la estructura del co-
razón humano. 
  
Durante este proceso, iniciado por las células ‘marcapaso’ del nodo sinoauri-
cular, se generan los potenciales de acción que actúan sobre las células mus-
culares cardiacas, debido entre otras cosas al intercambio de iones sodio y po-
tasio (Na+, K-) del interior al exterior de las células, conocido por bomba sodio-
potasio. Durante el tiempo de reposo, diástole eléctrica, la diferencia de poten-
cial es de -70 mV y hay un equilibrio entre cargas negativas y positivas en el 
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interior y exterior de las células. Durante el ciclo cardíaco se producen des-
polarizaciones y repolarizaciones de las células, las cuales se propagan por la 
superficie del tejido y es la superposición de estas variaciones las que se de-
tectan para representar el ECG. 
 
 
 
 
Fig. 1.1 Estructura del corazón humano. 
 
 
Al analizar el ECG normalmente se aprecia una primera onda, esta es la on-
da P, que corresponde a la despolarización de ambas aurículas, derecha e iz-
quierda superpuestas. El estímulo se frena en el nódulo auriculoventricular 
(AV), por lo que durante este tiempo no se registra actividad eléctrica, para se-
guidamente iniciar la despolarización ventricular, dando lugar al complejo QRS, 
al que le sigue otro período de reposo, para finalizar con la onda T de repolari-
zación ventricular. La repolarización auricular cae dentro del QRS. 
 
Por consiguiente tenemos: (Fig. 1.2) 
ONDAS: 
- P: despolarización auricular 
- QRS: despolarización ventricular, su duración normal es de 0,06 a 0,1 
segundos siendo: 
. Q: primera onda negativa antes de la primera onda positiva. 
. R: toda onda positiva. Si existe una segunda onda positiva se 
denomina R´. 
 . S: toda onda negativa después de una onda positiva. 
. QS: complejo totalmente negativo. 
- T: de despolarización ventricular. 
- U: pequeña onda que sigue a la onda T, de significado incierto. 
 
La onda T es inicialmente de la misma polaridad que el QRS, aunque en los 
niños la onda T suele ser negativa del cuarto al quinto espacio intercostal (V1 a 
V4), a partir de los 10-15 años pasa a ser positiva. 
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INTERVALOS: 
- Intervalo PR o PQ: desde el inicio de la onda P al inicio del complejo 
QRS. Lo forman la onda P y el segmento PR. Su duración normal es menor de 
0,2 segundos y mayor de 0,12 segundos. Corresponde al período que va desde 
el comienzo de la despolarización auricular, hasta el comienzo de la activación 
ventricular, por lo tanto representa fundamentalmente el retraso fisiológico de la 
conducción que se lleva a cavo en el nodo AV (segmento PR). 
 
- Intervalo QT: desde el inicio del QRS hasta el final de la onda T. Es 
proporcional a la frecuencia cardíaca, acortándose al aumentar ésta, ya que al 
aumentar la frecuencia cardíaca se acelera la repolarización, por lo que se 
acorta el QT.  
 
 
 
 
Fig. 1.2 Forma de onda típica del ECG 
 
 
La señal eléctrica se transmite por todas las células del corazón, y la medida 
para obtener el ECG se realiza sobre grandes grupos de células que permiten 
obtener la actividad eléctrica mediante electrodos metálicos colocados sobre la 
piel del paciente. De esta manera se consigue un método para la adquisición 
del ECG no invasivo. 
 
Esta actividad eléctrica suele representarse por un dipolo eléctrico (vectorial) 
que varía su localización espacial y magnitud durante el ciclo cardíaco. Es po-
sible demostrar que al colocar un par de electrodos sobre el cuerpo estamos 
definiendo una dirección espacial sobre el cual se proyecta este vector car-
diaco. A estas proyecciones se les conoce como derivaciones. Para la obten-
ción del ECG de carácter de diagnóstico se utilizan hasta 12 derivaciones, es-
tas se obtienen mediante 10 medidas diferenciales dadas por 10 electrodos 
distintos. Una derivación se corresponde a la diferencia de potencial medida 
mediante un par de electrodos colocados en dos puntos de interés del cuerpo. 
La Fig. 1.3 representa los 10 electrodos utilizados para obtener el ECG de 12 
derivaciones, permitiendo observar el vector cardíaco desde diferentes puntos 
de vista espaciales, permitiendo la discriminación de la actividad de aurículas, 
ventrículos, válvulas, etc. 
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Fig. 1.3 Electrodos para el ECG de 12 derivaciones 
 
 
1.2 Información sobre La fotopletismografía 
 
Se trata de una técnica no invasiva, que mide de manera continua e instantá-
nea la variación de volumen de los capilares de la zona donde se realiza la 
medida, la cual produce una variación de señal sobre un sensor fotosensible 
cuando existe una fuente de luz cercana. Utilizando luz a diferentes longitudes 
de onda, es posible estimar la concentración de oxígeno en la sangre arterial, 
midiendo los cambios de absorción de luz que resultan de las pulsaciones del 
flujo de la sangre arterial.  
 
En la actualidad, esta técnica está bien establecida y su cualidad de no inva-
siva ha favorecido su uso generalizado en diversos servicios hospitalarios. La 
oximetría de pulso se basa en la comparación de la transmisión o reflexión de 
la radiación luminosa de dos longitudes de onda sobre tejidos vascularizados. 
Se basa en el uso de dos diodos emisores de luz (Light-emitting diode, LED) 
uno en el rojo (630-660 nm) y otro en el infrarrojo (800-940 nm). Estas longitu-
des de onda son absorbidas diferentemente por la desoxihemoglobina y la 
oxihemoglobina. La razón entre las absorciones de la luz roja y la infrarroja se 
usa para estimar la pulsioximetría (SpO2). 
 
La medida del fotopletismograma con una sola longitud de onda no es válida 
para el análisis de la concentración de oxígeno en la sangre, ya que es necesa-
rio el contraste con otra señal que se obtiene de la misma forma pero con otra 
longitud de onda de la luz.  
 
El funcionamiento del fotopletismógrafo consiste básicamente en lo siguiente: 
detectar por medio de una fotorresistencia (Light.dependen-resistor, LDR) colo-
cado en un punto del cuerpo la cantidad de luz que no se ha absorbido por par-
te de la sangre y que se ha reflejado, habiendo emitido luz mediante un LED 
desde otro punto cercano y aislado al fotosensor. La cantidad de luz detectada 
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por la LDR será proporcional al volumen arterial, de esta forma tendremos una 
señal eléctrica con la que es posible obtener la onda de pulso (actividad mecá-
nica), que está relacionada con la presión instantánea. 
 
La LDR es un componente electrónico cuya resistencia disminuye con el au-
mento de la intensidad de la luz incidente sobre él. El valor de resistencia eléc-
trica de una LDR es bajo cuando hay luz incidiendo en él (puede descender 
hasta 50 ohms) y muy alto cuando está a oscuras (varios megohmios). De esta 
forma, diseñando un sistema de adquisición y un circuito electrónico, se consi-
gue obtener la presión sanguínea dependiendo de cuanta luz reciba la LDR. La 
cantidad de luz recibida será inversamente proporcional al volumen de sangre 
que se concentre en la zona especificada para la medida. Más sangre, menos 
luz, menos luz implica menor resistencia de la LDR por tanto menor caída de 
tensión en la LDR, esto hace que la señal a la salida sea mayor (Fig. 1.4). 
 
 
 
 
 
Fig. 1.4 Curva de presión instantánea junto a ECG. La escala de la izquierda corres-
ponde a la curva de presión arterial (mmHg) y la escala de la derecha corresponde al 
registro de ECG (mV) 
 
 
La onda de pulso viene dada por la sangre expulsada en cada latido por el 
ventrículo izquierdo, esta genera ondas de presión y flujo que son transmitidas 
por todas las arterias. La propagación de las ondas de presión y de flujo a 
través de un vaso sanguíneo está gobernada por principios físicos, y es posible 
entenderlas aplicando la teoría de líneas de transmisión. La velocidad con la 
que estas ondas se desplazan y los cambios que sufren en sus formas y am-
plitudes están determinados por la viscosidad sanguínea, la elasticidad de los 
vasos, la distribución de las ramificaciones y la diferencia de longitudes y dis-
tensibilidades a lo largo del sistema [2].  
 
Por todo lo anterior, poder disponer de la señal fotopletismográfica es inte-
resante desde el punto de vista médico, ya que permite tener opciones de ob-
tener información sobre la SpO2 y presión arterial. A continuación se muestra 
un fotopletismógrafo comúnmente utilizado en centros hospitalarios (Fig. 1.5). 
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Fig. 1.5 Sensor común para fotopletismografía. 
 
 
1.3 Objetivos y aspectos a tener en cuenta 
 
Con el presente trabajo se pretende dar una implementación de un sistema 
portátil y no invasivo con el que obtener de manera instantánea, continua y si-
multánea las señales biomédicas ECG y fotopletismografía, señales de gran 
importancia en la medicina como ha quedado explicado anteriormente. Las se-
ñales obtenidas no serán válidas para exámenes médicos, ya que no cumplen 
las exigencias para un uso de diagnóstico, pero sí para evaluación en uso am-
bulatorio de pacientes. Específicamente, se persiguen los siguientes objetivos: 
 
 
1. Desarrollar una implementación física cómoda y sencilla de utilizar y de 
llevar consigo.  
2. Diseñar un sistema de adquisición para ambas señales, con sus corres-
pondientes etapas de amplificación y acondicionamiento para conseguir 
una calidad óptima de las señales.  
3. Implementar la transmisión inalámbrica de las señales a un nodo central 
(PC, PDA…) que reciba los datos, los procese y muestre por pantalla las 
señales. 
 
 
A continuación, también en el nodo inalámbrico, por medio de un microcontro-
lador se adquirirán y se prepararán las muestras de estas señales para ser en-
viadas por radiofrecuencia, mediante Bluetooth concretamente a un nodo cen-
tral. La parte de transmisión inalámbrica de datos se realizará con un módulo 
de Bluetooth adaptado a un Kit utilizado alimentado por sus baterías. Los datos 
se transmitirán desde el micro al módulo Bluetooth por el puerto serie (UART). 
 
Por último, se tiene un nodo central el cual por medio de un receptor           
Bluetooth emparejado con el módulo recibirá y gestionará todos los datos reci-
bidos de ambas señales. Este receptor Bluetooth enviará los datos por puerto 
serie a un PC, y éste mediante LabVIEW adquirirá los datos, los procesará y 
los mostrará por pantalla presentando el ECG y el fotopletismograma simultá-
neamente. 
 
En modo de monitorización ambulatorio, la información de la señal del ECG se 
concentra en el rango espectral entre 0,5-40 Hz. Este ancho de banda es inde-
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pendiente del ritmo cardíaco del paciente, ya que el ECG tiene variaciones más 
rápidas que la frecuencia cardíaca máxima de un paciente común, que se sitúa 
en torno a 2 y 3 Hz. Para esto se asume que la frecuencia máxima de un pa-
ciente puede ser de 180 latidos por minuto. 
 
En cambio el fotopletismograma no tiene variaciones rápidas en la curva, y la 
frecuencia máxima de esta señal viene determinada por el pulso del paciente, 
que en el caso de esta en reposo se considera de 2 Hz (120 pulsaciones por 
minuto).  
 
A continuación se citan ciertos aspectos importantes que afectan y se deben 
tener en cuenta para la adquisición tanto del ECG como del fotopletismograma. 
 
Es habitual que puedan aparecer pequeñas tensiones de polarización entre los 
dos electrodos, produciendo una pequeña tensión de offset a la entrada de la 
amplificación. Esto puede ser crítico ya que debido a la alta ganancia del ampli-
ficador puede saturar la señal a la salida. Por otro lado ambas señales son muy 
sensibles tanto a movimientos del paciente como a variaciones en los contac-
tos de los electrodos o el conjunto del LED y LDR, afectando al análisis produ-
ciendo fluctuaciones en las líneas de base de las señales. Estos últimos movi-
mientos son variaciones rápidas. 
 
Parte de las fluctuaciones pueden evitarse utilizando una frecuencia de corte 
del filtro paso alto relativamente alta, pero no asegura la eliminación de artefac-
tos y movimientos rápidos. El filtro paso alto utilizado requiere un tiempo de 
estabilización de la línea de base proporcional al tiempo de respuesta de este 
filtro. 
 
El ECG puede considerarse una señal de baja frecuencia, que podría ser fil-
trada a partir de 40 Hz evitando la banda de interferencia de 50 Hz. En el caso 
de este proyecto se ha decidido conservar una mayor banda, hasta los 100 Hz 
para así tener más información espectral del ECG. Las fuentes de redes eléc-
tricas (50 Hz) y dispositivos alimentados por estas serán un aspecto a tener 
muy en cuenta, ya que crean campos magnéticos y corrientes eléctricas que 
afectan como interferencias acopladas a la señal diferencial en forma de com-
ponente de modo común. 
 
En el caso del fotopletismograma es distinto ya que se filtra por debajo de los 
50 Hz, eliminando de esta manera las interferencias de redes eléctricas y de 
fluorescentes (100 Hz) que tanto afecta a esta señal. El filtrado se realiza a par-
tir de 10 Hz porque es necesario conservar los 5 primeros armónicos de la 
banda que ocupa la señal del fotopletismograma (hasta 2 Hz) para conseguir 
una reconstrucción aceptable de la señal. 
 
El electromiograma es la actividad eléctrica de los músculos y también se apre-
cia como interferencia en la señal que se obtiene para el ECG, ya que ocupan 
prácticamente la misma banda espectral y se superpone en modo diferencial. 
Por lo tanto se captará como ruido electromiográfico toda actividad muscular 
que realice el paciente. 
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2.  DISEÑO DEL ELECTROCARDIÓGRAFO Y FOTOPLE-
TISMÓGRAFO 
 
2.1 Definición de las especificaciones técnicas y funcionales 
del sistema de adquisición del ECG      
 
Para el diseño de un electrocardiógrafo existen una serie de estándares de di-
seño ampliamente aceptados, como los estándares EC11:1991 [3] de electro-
cardiógrafos de diagnóstico y EC38:2007 [4] de electrocardiógrafos ambulato-
rios, ambos de la Association for the Advancement of Medical Instrumentation 
(AAMI), y que fijan las principales características técnicas que son referencia 
para el diseño de los sistemas de adquisición. Funcionalmente, existen una 
serie de alternativas que se definirán en función de la aplicación final. 
 
El ECG de uso ambulatorio fija un ancho de banda de trabajo desde 0,67 hasta 
40 Hz, más pequeño que el de diagnostico que comprende desde 0,05 hasta 
250 Hz. El presente proyecto pretende el diseño de un ECG portátil y no de 
diagnóstico por lo que las especificaciones técnicas de referencia serán las del 
EC38. En el caso del trabajo realizado se define inicialmente un ancho de ban-
da de trabajo que ocupa la banda desde 0,05 hasta 100 Hz. Abarca un mayor 
rango que el definido en el estándar EC38 porque se desea hacer un estudio 
distinto a [5] y abarcar un ancho de banda mayor para tener más información 
de la señal del ECG.  
 
El método seguido para la adquisición de la señal consiste en colocar 2 elec-
trodos simétricamente en las muñecas para obtener una señal diferencial de la 
cual se deriva el ECG [5]. El problema que aparece en este diseño son las ten-
siones de polarización y la componente de modo común acoplada. Para evitar 
este problema existen distintas posibilidades que a continuación se comentarán 
detalladamente.  
 
Está claro que es la señal diferencial la deseada y el modo común la interferen-
cia, por lo que la etapa de amplificación se diseñará de modo que se tenga una 
elevada ganancia al mismo tiempo de escoger un amplificador de alto CMRR.  
 
 
2.2 Pruebas preliminares del sistema de adquisición desarro-
llado para El ECG 
 
Al ser un sistema de carácter ambulatorio es posible obtener el ECG con una 
sola derivación y se escoge la derivación I, dada por la diferencia de potencial 
entre los dos brazos. Para esto se necesitan dos electrodos metálicos coloca-
dos sobre las muñecas además de un tercero que vaya colocado sobre al tobi-
llo (simétrico con respecto a los otros dos) con el fin de eliminar el modo común 
(Right Leg Driver, RLD). Este método de adquisición y el circuito de acondicio-
namiento con los correspondientes valores de los filtros quedan explicados en 
[6]. En el siguiente apartado se explica detalladamente cada parte de este cir-
cuito, Fig. 2.1. 
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Se debe aclarar que para la implementación física del sistema de adquisición 
portátil que se busca, la opción del RLD no resulta la óptima debido a la nece-
sidad del cableado para conectar los tres electrodos a una misma placa donde 
vaya el circuito impreso. Es decir, es necesario el cableado desde el tobillo del 
paciente hasta el nodo portátil que estará situado en el tren superior del cuerpo, 
esto empeora la simplicidad del sistema, por lo que se busca una alternativa al 
RLD. 
 
Una primera solución a este problema consistiría en la posibilidad de colocar 
este tercer electrodo sobre uno de los brazos. Así de la misma forma se inten-
taría eliminar el modo común acoplado entre los dos electrodos de la I deriva-
ción, pero al no conservar la simetría con respecto a la distribución del resto de 
electrodos, la anulación del modo común no sería tan efectiva porque apare-
cerían diferencias de potencial entre los electrodos y las superficies equipoten-
ciales del cuerpo. 
 
La solución final adoptada para mejorar la portabilidad del sistema, fue colocar 
la masa del circuito lo más cerca posible de cada uno de los dos electrodos que 
proporcionan la señal diferencial del ECG [7], así se consigue atenuar el modo 
común proveniente de la red eléctrica sin necesidad de más electrodos.  
 
Una vez analizado el comportamiento de los distintos tipos de electrodos y 
buscado el diseño del sistema de adquisición que mejor funciona, se optó por 
realizar una implementación particular para la colocación de los electrodos me-
jorando la portabilidad de estos por parte del paciente. De este modo, mediante 
materiales como cinta elástica, velcro, y botones metálicos que actuarán como 
electrodos secos, se realizaron dos pulseras (Fig. 2.1) ajustables a la muñeca. 
Se procuró un diseño lo más simétrico posible para ambas pulseras, con similar 
longitud del cableado y colocación de los electrodos. Se busca esto para evitar 
una vez más los potenciales de polarización que provocan la aparición del   
offset a la entrada de la etapa de amplificación.  
 
 
 
 
Fig. 2.1 Pulseras utilizadas para colocar los electrodos 
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Para decidir el tipo de electrodos a utilizar para la adquisición de la señal del 
ECG se realiza un estudio para determinar cuál proporciona mejor calidad de la 
señal. Como primera opción se dispone de tres pinzas con una placa metálica 
en cada una de ellas que actúa como electrodo sobre la piel. Estas placas pue-
den ser utilizadas como electrodos secos o como electrodos húmedos (apli-
cando gel). Por otro lado también se realiza la prueba con un tipo de electrodo 
húmedo desechable, que mejora la portabilidad de cara al usuario por el con-
trario aumenta costes y obliga al cambio de estos después de cada uso.  
 
Analizando los resultados obtenidos (Fig. 2.2) se observa que la amplitud de la 
señal con los electrodos desechables mejora en torno al 10-15% con respecto 
a la obtenida con las pinzas con o sin gel. La mejora es debida a la reducción 
de la impedancia del electrodo por tener menor superficie de contacto. Consi-
derando que la amplitud de la señal obtenida con los electrodos secos es sufi-
ciente para la adquisición del ECG, y por otro lado la reducción de costes y la 
posibilidad de utilizar siempre los mismos electrodos sin aplicar gel, hace que 
se decida por el uso de los electrodos secos y no los desechables.  
 
Pinzas sin gel     Pinzas con gel 
 
      
 
 
Electrodo desechable 
 
 
 
Fig. 2.2 Calidades de la señal para cada tipo de electrodo 
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2.3 Diseño y verificación de la etapa analógica de amplifica-
ción y acondicionamiento del ECG 
 
Como se ha indicado al inicio se busca un diseño portátil de bajo consumo ali-
mentado por baterías. Para el proyecto se dispone del Kit de Texas eZ430-
RF2500 que necesita una alimentación (Vcc) mínima de 2,5 V y máxima de 
3,6 V para el funcionamiento del microcontrolador MSP-430. Por otro lado, el 
módulo de Bluetooth RN-41 fija el límite mínimo de alimentación del sistema, ya 
que necesita para su funcionamiento una tensión mínima estable de 3 V. El Kit 
por defecto viene alimentado por 2 baterías AAA de 1,5 V, insuficiente para los 
requisitos de alimentación de los componentes del sistema por lo que se adap-
ta un porta baterías de tres celdas, para alimentarlo con tres baterías AAA de 
1,2 V. De esta forma se consigue en el mejor de los casos 3,6 V (tensión 
máxima de alimentación del módulo Bluetooth y del µC), y por otro lado me-
diante un regulador se obtiene una tensión mínima estable de 3 V. 
 
Debido al considerable consumo del módulo RN-41 (100 mA en el peor caso, 
ver especificaciones capítulo 4) y del LED, es necesario el uso de un regulador 
de tensión para evitar oscilaciones en la tensión que aportan las baterías y evi-
tar el malfuncionamiento del sistema. Se utiliza el regulador LP2966 que tiene 
dos salidas disponibles, en una de las cuales da 3 V. 
 
A continuación se explica y analiza detalladamente el diseño de la etapa de 
amplificación y  acondicionamiento del ECG, Fig. 2.3. 
 
 
 
 
 
Fig. 2.3 Amplificador de ECG acoplado en AC. (Modificado a partir de [6]) 
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Mediante los dos electrodos (E1 y E2 en la Fig. 2.3) se obtiene una señal dife-
rencial que se filtrará y amplificará mediante un filtro paso alto al inicio, seguido 
de un amplificador de instrumentación, un filtro activo paso bajo y por último un 
circuito paso alto de realimentación para eliminar el offset respecto a tierra del 
circuito. 
 
-Paso alto a la entrada: como se ha introducido anteriormente, el estándar 
EC38 fija un ancho de banda entre 0,67 y 40 Hz, pero en el caso de este pro-
yecto se decide utilizar un rango más amplio, hasta 100 Hz. En cuanto al límite 
inferior se parte desde 0,05 Hz pero se modifica mediante un estudio de ensa-
yo y error, teniendo en cuenta el compromiso entre el filtrado de DC y pérdida 
información del ECG. Se fija la frecuencia de corte final en 0,5 Hz, de esta ma-
nera se elimina la componente de continua indeseada que de otra manera apa-
recería amplificada a la salida con el peligro de saturación. De esta manera 
también se consigue reducir la constante de tiempo del filtro, con respecto al 
caso de diagnóstico con 0,05 Hz. La topología del filtro es diferencial con el 
objetivo de no degradar el CMRR del amplificador de instrumentación. 
 
 -Amplificador de instrumentación INA126: amplificador de bajo consumo 
con la principal característica de tener un CMRR elevado para bajas frecuen-
cias de trabajo (ver Fig. 2.4), con la finalidad de conseguir que la señal de mo-
do común quede atenuada lo máximo posible y que no afecte a la señal di-
ferencial que se mide para obtener el ECG. En cuanto al valor de la ganancia 
escogido para este amplificador, viene determinado tras un estudio de ensayo y 
error de la resistencia RG que es inversamente proporcional a la ganancia. Se 
necesita dar una ganancia elevada, entre 100 y 1000, ya que la señal diferen-
cial del ECG que captan los electrodos es del orden de milivoltios. De esta ma-
nera, se optó por un valor de Rg = 94 Ω, que según las características del     
INA126 le corresponde una ganancia aproximada de 850. Esta elección implica 
una frecuencia de corte del INA 126 en torno a 900 Hz. 
 
-Filtro activo paso bajo: tras el amplificador, se coloca un filtro paso bajo con 
una frecuencia de corte de 100 Hz. Este filtrado asegura que se trabaje sin 
problema de aliasing, teniendo en cuenta que se desea una frecuencia de 
muestreo de 200 Hz. Resulta válido para un diseño de uso ambulatorio, en 
cambio no es válido para uso de carácter médico. El problema radica en que 
con este filtrado no se elimina la componente de 50 Hz, una interferencia muy 
importante generada por la red eléctrica, la cual aparecerá amplificada a la sa-
lida del circuito.  
 
Aunque la componente de modo común se intenta eliminar con la técnica utili-
zada en [7], la señal del ECG obtenida sobre un sujeto será muy sensible a la 
disposición de este con respecto a la red eléctrica o dispositivos alimentados 
por esta. Por tanto lo recomendable sería alejarse lo máximo posible de la red 
eléctrica o de cualquier dispositivo alimentado por esta. 
 
-Realimentación filtro paso alto: con este diseño (R=1 MΩ y C=1 µF) se con-
sigue estabilizar la línea de base del ECG a la tensión de referencia del circuito, 
que será Vcc/2. El cambio del valor de la resistencia del filtro por una más pe-
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queña con respecto a [6] se debe a que de esta manera se consigue una esta-
bilización más rápida de la línea de base y una reducción del ruido. Conseguido 
gracias al aumento de la frecuencia de corte del filtro paso alto a la salida del 
amplificador. 
 
 
 
 
Fig. 2.4 Grafico CMRR & Frecuencia 
 
 
En la Fig. 2.5 se muestra el ancho de banda experimental de la etapa de condi-
cionamiento diseñada. 
 
 
  
    
Fig. 2.5 Respuesta en frecuencia del circuito 
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Se debe destacar que debido al diseño tanto de este como el circuito que se 
utilizará para el acondicionamiento del fotopletismograma se tiene un transitorio 
elevado producido por los distintos filtros que se utilizan. Se tiene en cuenta 
que para el diseño de ambas etapas es necesario obtener VCC/2, para lo cual 
se hace uso de un divisor de tensión seguido de un seguidor de tensión para 
evitar el efecto de cargas. En el divisor de tensión se utilizan resistencias ele-
vadas (1 MΩ) para reducir el consumo del sistema. Al mismo tiempo se debe 
tener en cuenta que estas resistencias elevadas a la entrada del circuito pue-
den generar un elevado nivel de ruido que afecte a las señales deseadas. Para 
eliminar este problema se colocan condensadores de desacoplo (4,7 µF) en pa-
ralelo a estas resistencias. 
 
El problema del largo transitorio de estas etapas se debe tener en cuenta al 
iniciar la alimentación del sistema, ya que al alimentarlo si se tiene en el segui-
dor de tensión un amplificador con un Slew Rate bajo, provoca que la tensión 
de salida deseada (VCC/2) tarde un tiempo en estabilizarse proporcional al tran-
sitorio. Debido a esto se hace uso de amplificadores con Slew Rate elevado, 
como son los OPA 335 y 364 para el diseño de las etapas de acondiciona-
miento de ambas señales. 
 
 
2.4 Definición de las especificaciones técnicas y funcionales 
del sistema de adquisición del fotopletismograma 
 
La monitorización del fotopletismograma a diferencia del ECG no está tan de-
sarrollada y no hay diferencias entre modelo de diagnóstico y ambulatorio. 
Tampoco hay distintos estándares que se sigan para la realización del foto-
pletismograma.  
 
El fotopletismograma proporciona una señal proporcional a la presión sanguí-
nea de los capilares, pero la señal que se obtiene no es válida para calcular ni 
oximetría ni saturación de oxigeno en la sangre. Esta señal está relacionada 
con la respuesta mecánica y el sistema circulatorio [8]. 
 
Para el diseño del sistema de adquisición es necesario tener en cuenta que 
para tener completamente representado el fotopletismograma hace falta man-
tener un ancho de banda tal que se mantengan entre 5 y 10 armónicos de la 
señal deseada. 
 
Para determinar la banda de frecuencias que esta señal ocupa, se tiene en 
cuenta que se trata de una señal con variaciones lentas, a diferencia que el 
ECG. Por tanto, en este caso, la frecuencia máxima de la señal la marca el pul-
so cardíaco del paciente, que se supone en el peor de los casos, una fre-
cuencia máxima de 180 latidos por segundo. De esta manera, la banda de la 
señal se puede delimitar entre 0,1 y 3 Hz. Y teniendo en cuenta los armónicos 
a conservar para la óptima representación del fotopletismograma, el filtro paso 
bajo debería tener una frecuencia de corte de entre 10 y 15 Hz, en el caso de 
un pulso cardíaco normal (120 latidos/s) basta con filtrar en 10 Hz. 
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Al igual que en el caso del ECG, la etapa de acondicionamiento necesita una 
etapa de amplificación para conseguir recibir una señal aceptable. 
 
2.5 Pruebas preliminares del sistema de adquisición del foto-
pletismograma 
 
El modelo de adquisición desarrollado ha consistido en la obtención de la señal 
mediante la reflexión de la luz aplicada por el diodo LED rojo sobre una parte 
del cuerpo. La recepción de la luz reflejada se realiza por medio de un LDR 
colocado junto al diodo. Este sistema debe mantenerse lo suficientemente ais-
lado de la luz externa, ya que es muy sensible a variaciones de luz y solo inte-
resa percibir la correspondiente a la luz reflejada proveniente del LED. El aisla-
miento de la luz directa del diodo sobre el fotoreceptor no resulta tan impor-
tante, ya que en principio no será variable y se considerará como continua, que 
se eliminará con el filtrado. 
 
El tipo de LDR no tiene gran importancia, ya que la impedancia de esta no ne-
cesita ser elevada. Se decide emplear por motivos económicos el modelo 
NSL19-M51. Para este modelo de LDR se observa que la respuesta óptima 
corresponde con la longitud de onda de 550 nm. Por tanto, teniendo en cuenta 
el gráfico de respuesta del LDR [9] la banda de frecuencias que mejor res-
puesta ofrece es la luz amarilla, por lo que se decide cambiar el color del LED 
del rojo al amarillo. 
 
Se estudia mediante de ensayo y error la posición del conjunto LDR-LED para 
recibir una buena calidad de la señal fotopletismográfica. La primera opción 
consistía en realizar la captura de la señal en la muñeca, pero debido a la sen-
sibilidad del sistema frente a la luz, se decide tomar la señal desde uno de los 
dedos (Fig. 2.6) ya que no se obtienen resultados aceptables en la muñeca. De 
esta manera se posibilita la implementación de un sistema conjunto con el del 
ECG. 
 
Para conseguir una posición estable del conjunto LDR-LED se trabajó con dis-
tinto materiales porexpan, cartón y por ultimo una mezcla de cartón y corcho 
con el que se consigue fijar ambos y tener una posición estable, a continuación 
se muestra una imagen de la implementación física del sistema de adquisición, 
Fig. 2.7. 
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Fig. 2.6 Disposición LED-LDR y recepción de luz por reflexión 
 
 
 
 
 
Fig. 2.7 Implementación física para la adquisición del fotopletismograma 
 
 
El ancho de banda con el que trabaja el sistema de adquisición del fotopletis-
mograma es otro parámetro que se estudia mediante ensayo y error. Se parte 
de las bases fijadas para esta señal (0,1 a 10-15 Hz). El límite superior se limita 
a 10 Hz, asumiendo que se examina un paciente con un ritmo cardíaco normal 
y en reposo, por lo que la mayor parte de la información del fotopletismograma 
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está contenida en estos 10 Hz. En cuanto al límite inferior respecta, el uso de 
un filtro paso bajo a 0,1 Hz proporciona una estabilización lenta de la línea de 
base, por lo que se aumenta esta frecuencia de corte hasta en torno a 0,3 Hz. 
La pérdida de información de la señal no es apreciable, teniendo en cuenta que 
se trabaja para un diseño de uso ambulatorio. 
 
 
2.6 Diseño y verificación de la etapa analógica de amplifica-
ción y acondicionamiento del fotopletismograma 
 
El circuito se alimenta mediante baterías y está compuesto por un filtro paso 
alto, una etapa de amplificación y por último un filtro paso bajo. La señal resul-
tante se lleva al microcontrolador donde se procesa. En cuanto a los valores de 
las frecuencias de corte de los filtros, éstas vienen fijadas por lo comentado 
anteriormente, con lo que la frecuencia de corte del paso bajo será de 10 Hz. 
Respecto a la frecuencia de corte del filtro paso alto se toma 0,3 Hz de manera 
que se elimina un poco más de componente de continua y al mismo tiempo 
reduce la constante de tiempo para reducir el tiempo de estabilización de la 
línea de base. A continuación se puede observar la respuesta en frecuencia de 
la etapa diseñada (ver Fig. 2.8). 
 
 
 
 
Fig. 2.8 Respuesta en frecuencia de la etapa analógica 
 
 
En cuanto a la etapa de amplificación se debe tener en cuenta la necesidad de 
tener una resistencia elevada a la entrada del amplificador para que la frecuen-
cia del filtro paso alto no dependa de la resistencia de la LDR. El problema que 
esta condición genera es que las corrientes de polarización que aparecen a la 
entrada del operacional pueden provocar una pequeña tensión de offset a la 
entrada del amplificador operacional. El offset aparece amplificado a la salida 
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pudiendo llegar a saturarlo si no se escoge un operacional que tenga corrientes 
de polarización bajas. 
 
En este caso se ha elegido el OPA364 que ofrece como máximo 10 pA de Ib a 
la entrada y requiere una alimentación que se adecua a la que suministran las 
baterías (VCC = 1,8-5,5 V). 
 
Para acondicionar el sensor (LDR) al trabajo se deben respetar ciertas normas 
de diseño. Existe un proceso a seguir para la elección del valor de R1 y R2, este 
es buscar la posición del conjunto LDR-LED sobre el punto del dedo donde se 
observe con mayor claridad el fotopletismograma. En ese momento se mide la 
resistencia de la LDR que será el valor que se le asigne a R1 (2.1). Por tanto, 
mediante ensayo y error se procura conseguir una implementación física del 
sistema de adquisición lo más aislado posible de la luz exterior y que propor-
cione una señal fotopletismográfica aceptable, y cuando se consigue esto se 
procede a medir la RLDR mediante un óhmetro. Se coloca R1 con un valor simi-
lar a RLDR.  
 
Por otro lado se debe procurar tener un valor de R2 mucho mayor al paralelo 
entre  RLDR y R1 (2.2), para así evitar que la frecuencia de corte del filtro paso 
alto dependa de RLDR, que es variable frente a la intensidad de la luz. 
 
 
R1 = RLDR|condición trabajo óptima       (2.1)  
 
      R2 >> RLDR // R1                   (2.2) 
 
 
Con respecto al valor de la ganancia en la etapa de amplificación se busca no 
saturar la señal a la salida. Para esto se han probado con distintos valores y 
definitivamente se decide dar una ganancia en torno a 20. El sistema de adqui-
sición de la señal fotopletismográfica es muy sensible a la luz. Por otro lado 
cuanta menos intensidad de corriente necesite el LED para iluminar menos 
consumo tendrá el sistema. En la Fig. 2.9 se ilustra la implementación del cir-
cuito utilizado. 
 
 
 
Fig. 2.9 Esquema de la etapa de amplificación y acondicionamiento 
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Una vez decidido el diseño de las etapas de acondicionamiento de ambas se-
ñales y vista la correcta adquisición y calidad de estas, es posible realizar el 
circuito impreso de las etapas diseñadas. Mediante el circuito impreso se dota 
de sencillez y portabilidad al sistema, ya que se integra todo el circuito hasta 
ahora montado en una placa de pruebas, en una pequeña placa compacta que 
irá soldada al Kit de Texas Instruments donde se tiene tanto el microcontrolador 
como las baterías. En esta misma placa se suelda también el módulo de        
Bluetooth RN-41 que aporta la comunicación inalámbrica del sistema.  
 
El circuito impreso se realiza al final del proyecto, una vez se han realizado to-
das las pruebas preliminares, tanto de la parte de la etapa analógica como las 
correspondientes a la comunicación de los datos mediante el módulo Bluetooth, 
que se comentan en los siguientes capítulos. La Fig. 2.10 corresponde al circui-
to impreso final utilizado para la adquisición del ECG y del fotopletismograma 
junto con el módulo Bluetooth RN-41. 
 
 
 
 
Fig. 2.10 Imagen circuito eléctrico impreso 
 
 
2.7 Análisis de ruido a la salida del circuito 
 
Como se ha comentado, se debe controlar tanto la componente de continua 
que entra al circuito, como la componente de modo común, ya que estas seña-
les afectan seriamente como interferencias al ECG y al fotopletismograma ob-
tenido a la salida del circuito. Además de estos dos aspectos, también se debe 
procurar reducir en la manera de lo posible el ruido que introduce el circuito. 
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En el caso del circuito diseñado, una vez se ha realizado el circuito impreso y 
se tiene el sistema portátil final en correcto funcionamiento se procede a reali-
zar una medida del ruido, la cual representa la incertidumbre que tendrá cada 
muestra de la señal. Para ello, se hace uso de una cavidad metálica en la que 
se introduce el sistema para reducir o anular interferencias capacitivas (jaula de 
Faraday), se cortocircuita la entrada del ECG y mediante un multímetro USB se 
realiza la medida en un intervalo de 2 s. Ésta reflejará el ruido total en la banda 
de 0,5 Hz a 100 Hz (limitada por el filtro del circuito de acondicionamiento). Se 
desea ver si realmente es únicamente ruido blanco y 1/f los que afectan al sis-
tema o si por el contrario existen fuentes de interferencia a tener en cuenta. 
 
En este caso en concreto, la alimentación es un problema, ya que se observa 
que se tienen interferencias conducidas debido al bus de alimentación, y más 
en concreto puede ser la actividad de la radio. Se colocan condensadores de 
desacoplo para reducir este efecto, y por último se realiza la medida mediante 
el multímetro USB. La medida obtenida del ruido, hace ver que se trata de ruido 
blanco, y se estima una desviación estándar de 1.4 mV.  
 
Que el valor de la desviación estándar sea 1,4 mV es relativamente bueno, ya 
que al tratarse de ruido blanco, se puede afirmar que el intervalo que compren-
de a las muestras de la señal con un 95% de probabilidad es 2 veces la des-
viación estándar. Es decir, el posible error que se puede producir en el mues-
treo de una señal debido al ruido es de 2,8 mV, lo que prácticamente equivale 
al valor del LSB, que es 2,5 mV (2,5 V de fondo de escala y ADC de 10 bits). 
 
Por tanto se puede afirmar que el valor que se obtenga para las muestras de 
las señales biomédicas con las que se trabajan, pueden tener un error igual al 
LSB en un 95% de los casos. Válido tanto para el ECG como para el fotople-
tismograma, ya que como se comenta es más importante el ruido conducido 
debido a la alimentación, similar para ambas etapas de acondicionamiento, que 
el que introduce solamente el circuito de acondicionamiento. 
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3. EL MICROCONTROLADOR: CARACTERÍSTICAS Y 
TRABAJO REALIZADO 
 
En este capítulo se describirá el microcontrolador (µC) utilizado en el proyecto, 
así como el trabajo realizado con él para luego transmitir los datos resultantes 
de la adquisición,  muestreo y cuantificación de ambas señales al módulo  
Bluetooth. 
 
Para la adquisición y transmisión de datos se ha hecho uso de un Kit de desa-
rrollo que Texas Instruments (TI) distribuye, en concreto el eZ430-C2500. Se 
ha utilizado este Kit por el interés de hacer uso de las prestaciones que aporta 
como el conversor analógico digital (analog to digital converter, ADC) y la co-
municación RF mediante las radios CC2500 de 2,4 GHz, aunque más adelante 
se optase por el uso de la comunicación Bluetooth, que permite una mayor ve-
locidad de transmisión además de que facilita la transmisión simultánea de va-
rias señales desde distintos dispositivos y porque el trabajo mediante simplici-
TI® ya está desarrollado [5].  
 
 
3.1 Características eZ430-RF2500T 
 
Es un Kit compuesto por dos tarjetas eZ430-RF2500T (Fig. 3.1), una interfaz 
USB para depurar el código y un pack de baterías y portabaterias para adaptar 
una de estas tarjetas. Las tarjetas eZ430-RF2500T, se componen del µC 
MSP430f2274, una radio RF CC2500, dos LEDs, un botón de interrupción y 
una serie de pines accesibles como entrada/salida. Se pueden distinguir entre 
dos nodos, uno inalámbrico, la tarjeta va adaptada y alimentada por las bate-
rías y el otro que es alimentado por el puerto USB, que transmite los datos al 
PC por UART (universal application transmitter/receiver).  
  
 
 
 
 
Fig. 3.1 Kit eZ430-RF2500 
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Lo interesante del Kit es que es reprogramable cuantas veces sea necesario 
conectándolo directamente al puerto USB, además de tener un diseño compac-
to. Como se ha dicho en el capítulo anterior, el nodo inalámbrico por defecto 
viene alimentado por dos baterías AAA de 1,5 V, pero en el desarrollo de este 
proyecto se alimenta mediante tres baterías AAA de 1,2 V. De esta manera se 
consigue una mayor autonomía, ya que es necesario conseguir 3 V estables 
para alimentar el módulo de Bluetooth como se explicará en el siguiente apar-
tado. De este modo se aumenta la autonomía alimentando en el mejor de los 
casos con 3,6 V, siendo esta la máxima alimentación del eZ430-RF2500T.  
 
Se dispone de un µC en la tarjeta, este es el MSP430, en el que se tiene un 
ADC, se trata de un conversor por aproximación sucesiva (successive          
approximation converter, SAR) de 10 bits a 200 Ksps.   
 
El data rate del µC es de 500 Kbps, pero existen limitaciones en el funciona-
miento del Kit que limitan la velocidad de transmisión. Es el caso del modo de 
funcionamiento de la radio, ya que mientras se transmiten datos el µC no rea-
liza operaciones, y la radio necesita un tiempo mínimo para despertar y trans-
mitir los datos. La frecuencia de muestreo que se desea para las dos señales 
no es compatible con esta velocidad. Pero la mayor limitación de velocidad de 
transmisión al usar el Kit de Texas no viene dada por el protocolo de red sino 
por la velocidad de lectura de datos del USB. El nodo central conectado al PC 
recibe los datos a una velocidad máxima de 9.8 Kbps, velocidad insuficiente 
para las prestaciones que se desean en el desarrollo del presente proyecto, 
debido a esto la elección del Bluetooth. 
 
Otro motivo interesante de la elección de este Kit se debe a que se trata de un 
modelo de bajo consumo y que posibilita cinco diferentes estados de funciona-
miento con los que trabajar (Fig. 3.2), permitiendo de esta forma alargar la vida 
de las baterías. Los estados de bajo consumo permiten pasar de un consumo 
de 270 µA a 0,7 µA al deshabilitar los periféricos (CPU o distintas señales de 
reloj) cuando no es necesario su uso. 
 
 
 
 
Fig. 3.2 Modos de funcionamiento y consumo correspondiente 
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3.2 Funcionamiento y programación del microcontrolador 
 
El MSP430 se programa en lenguaje de programación C (también disponible 
en lenguaje ensamblador) y se ha utilizado el software IAR Embedded      
Workbench para depurar y desarrollar el código. El software lo distribuye gratui-
tamente TI.  
 
Siempre se trabaja con el nodo inalámbrico, por lo que el procedimiento con-
siste en depurar y descargar el código a la tarjeta mediante el software IAR 
Workbench Embedded que conectada al adaptador del porta baterías ejecuta 
el código. El trabajo realizado ha partido de la base del código que proporciona 
el código de TI para el control del sensor de temperatura que lleva incorporado 
el Kit eZ430-RF2500T. 
 
El código se procesa a alta velocidad, por defecto viene configurado mediante 
un reloj digital interno que cada vez que reinicia el código se inicializa con una 
frecuencia de 1,1 MHz. Por tanto cada instrucción tiene un de ejecución por 
operación por debajo de un microsegundo. 
 
La idea general del trabajo que realiza el µC consiste en: habilitar dos pines de 
entrada con los que se puedan adquirir ambas señales, ECG y fotopletismo-
grama, configurar un timer de tal forma que se muestreen las dos señales cada 
5 ms, es decir a 200 Hz y una vez el conversor tiene el resultado, se guardan 
las muestras en memoria y crea un paquete de muestras que se envía luego 
cuando se haya obtenido el máximo número de muestras que permita transmitir 
el Bluetooth. Para la transmisión basta con escribir en el pin de lectura UART 
del módulo Bluetooth los bytes de datos en binario.  
 
Se procura reducir el consumo cambiando los estados de funcionamiento de-
pendiendo de las necesidades. A continuación se explica más a fondo las dis-
tintas formas con las que se intenta reducir el consumo del µC. 
 
Para empezar, comentar que el nodo inalámbrico tiene un jumper con el que se 
habilita la alimentación al sistema, es una forma de asegurar que mientras no 
sea necesario el uso no se produzca ningún tipo de consumo. 
 
Se utiliza el Timer_A para controlar el periodo de muestreo de las señales. Se 
alimenta la señal de reloj de LFXT1 mediante el reloj de baja frecuencia (very 
low power oscillator, VLO) que trabaja a 12 KHz. Se configura el contador de 
Timer_A de tal forma que cada 5 ms salte la interrupción para la conversión y 
comience la rutina de interrupción. Mientras el contador del Timer_A no finaliza,  
está esperando para saltar a la rutina del Timer A y el estado del µC es LPM1. 
En ningún caso puede pasar al estado LPM3 ya que sería necesario que el 
VLO estuviera activo, y en LPM3 no lo está. 
 
Del mismo modo que se ahorra energía cambiando el estado del µC mientras 
que no se está ejecutando la conversión, otro modo de ahorrar energía es de-
sactivando tanto el ADC, como la tensión de referencia que mantiene el µC  
para obtener el fondo de escala de la conversión. Lo que ocurre con esto es 
que, cada vez que salta la rutina de conversión se configuran el ADC y las va-
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riables a utilizar, fijando la tensión de referencia. Para que el ADC realice co-
rrectamente la conversión es necesario hacer una pausa antes de dar la orden 
de muestreo, para que la tensión de referencia del conversor se establezca en 
el valor fijado. 
 
También se procura optimizar el rendimiento pasando el µC al estado LPM0 
(desactivando la CPU) cuando el ADC está trabajando para calcular el resulta-
do de la conversión de la muestra. Para esto se activan las interrupciones del 
ADC y saldrá del modo de bajo consumo cuando el flag de interrupción del 
ADC se active. Esto se produce cuando el conversor guarda el resultado de la 
conversión en el registro de memoria, ADC10MEM. 
 
Se debe desactivar el ADC entre el muestreo del ECG y del fotopletismograma. 
Esto es necesario para que el µC sea capaz de hacer la conversión correcta 
del ECG o del fotopletismograma, por el pin del µC seleccionado. 
  
En la parte principal del código de tratamiento y conversión de la señal hay dos 
partes bien diferenciadas, la primera sección se dedica al muestreo del ECG y 
la segunda al muestreo del fotopletismograma. Con el mismo procedimiento de 
configuración, se almacenan las conversiones de las muestras en memoria. Se 
intercala entre cada muestra 2 caracteres ASCII, uno de ellos distinto para ca-
da una de las señales, esto facilita el procesado de las señales en la recepción 
de los datos en el nodo central.  
 
Por las especificaciones del módulo Bluetooth RN-41 se observa que es uno de 
los dispositivos que más aumenta el consumo del sistema. Para reducir el con-
sumo, se decide no transmitir un paquete por cada muestra, sino que se guar-
dan la conversión de las muestras en la memoria del µC (1 KB RAM y 32 KB 
Flash), para luego enviarlas en un único paquete. De esta forma se consigue 
que el módulo Bluetooth esté menos tiempo en modo de transmisión y consu-
ma menos energía.  
 
Para establecer el tamaño del paquete se ha realizado un estudio de ensayo y 
error que consiste en cuantificar el número de muestras máximo de una se-
cuencia conocida que se pueden enviar en un paquete sin que se produzcan 
errores. La secuencia recibida debe ser exactamente la misma a la enviada. Se 
tiene en cuenta diversos aspectos que limitan el tamaño de estos paquetes: 
 
- el módulo de Bluetooth necesita tiempo para despertarse.  
- por el criterio de Nyquist la frecuencia de muestreo se establece en 
200 Hz, ya que en el ECG la frecuencia de corte del filtro paso bajo es de 
100 Hz.  
-por cada muestra que se realiza de las señales se envían 4 bytes, dos 
para la sincronización y otros dos con los datos de la muestra.  
-la velocidad de transmisión al puerto UART del módulo Bluetooth es de 
115200 bps. 
 
Por tanto, el error en la recepción de las muestras se debería a que en los 5 ms 
que tarda en iniciar la rutina de interrupción del ADC para el muestreo, no hay 
tiempo suficiente para la transmisión de todos los bits el paquete. Permite como 
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máximo la transmisión de 10 muestras en cada paquete, es decir, 5 muestras 
de cada una de las señales. Para poder enviar más muestras sería necesario 
pasar al estado activo del µC, lo cual aumenta el consumo del sistema. 
 
El muestreo es en serie, primero el ECG y seguido del fotopletismograma. Tras 
la conversión de las 10 muestras se llama a la función TXString con la que se 
transmite el array de datos por UART, pin 3.4 del µC al pin 13 (UART _RX) del 
módulo RN-41. 
 
Los pines de entrada/salida del µC utilizados para la adquisición son los si-
guientes: 
 
-PIN3: adquisición ECG. 
-PIN5: adquisición fotopletismograma. 
-UART_TX: transmisión de los datos al módulo Bluetooth. 
 
En la función TXString se configura la transmisión de datos por UART, y se de-
be aclarar que el módulo de Bluetooth no lee ni escribe con la misma velocidad 
que el puerto serie del PC que habitualmente es a 9600 bps, sino que este 
módulo en concreto funciona a 115200 bps. El diagrama de flujo de la Fig. 3.3 
resume el funcionamiento del programa. 
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Fig. 3.3 Diagrama de flujo del funcionamiento del programa
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4. COMUNICACIÓN INALÁMBRICA: BLUETOOTH 
 
Uno de los requisitos principales del proyecto consta de dotar al sistema de la 
comunicación de datos inalámbrica. Esta característica es de gran importancia 
y de gran utilidad, ya que de esta manera facilita la comunicación entre equipos 
móviles y fijos, dando la posibilidad de realizar test y supervisar bioseñales de 
manera remota.  
 
Ante todo en este proyecto se prima la comodidad y facilidades al usuario. La 
comunicación inalámbrica por medio del Bluetooth, ampliamente extendido po-
ne a disposición de cualquier individuo el uso de este tipo de sistemas. Sin ne-
cesidad siquiera de conocer el funcionamiento de este, ya que se comporta de 
manera transparente.  
 
La señal se adquiere en el nodo inalámbrico mediante el sistema de adquisi-
ción definido en apartados anteriores, y tras ser cuantificada por el microcontro-
lador, el módulo Bluetooth se encarga de hacer llegar la serie de datos a un 
nodo central en el que se tiene un receptor Bluetooth. En este nodo (PC, 
PDA,…) se procesan los datos y visualizan las señales y datos requeridos. En 
la Fig. 4.1 se observa el esquema del sistema. 
 
 
 
 
 
Fig. 4.1 Esquema del sistema implementado 
 
 
4.1 Introducción a la especificación de comunicación Blueto-
oth 
 
Bluetooth es una especificación industrial para Redes Inalámbricas de Área 
Personal (WPANs) que posibilita la transmisión de voz y datos entre diferentes 
dispositivos mediante un enlace de radiofrecuencia en la banda ISM de los 
2,4 GHz. Pertenece al estándar IEEE 802.15.1. Los principales objetivos que 
se pretenden conseguir con esta norma son: 
 
 
1. Facilitar las comunicaciones entre equipos móviles y fijos. 
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2. Eliminar cables y conectores entre éstos. 
3. Ofrecer la posibilidad de crear pequeñas redes inalámbricas y facilitar la 
sincronización de datos entre equipos personales. 
 
 
Los dispositivos que con mayor frecuencia utilizan esta tecnología pertenecen a 
sectores de las telecomunicaciones y la informática personal, como PDA, telé-
fonos móviles, computadoras portátiles, ordenadores personales, impresoras o 
cámaras digitales. 
 
La especificación de Bluetooth define un canal de comunicación de máximo 
720 Kbps con rango óptimo de 10 metros (opcionalmente 100 metros con repe-
tidores). La frecuencia a la que trabaja, se encuentra en el rango de 2,4 a 
2,48 GHz con amplio espectro y saltos de frecuencia con posibilidad de trans-
mitir en Full Duplex con un máximo de 1600 saltos/s, los cuales se dan entre un 
total de 79 frecuencias con intervalos de 1 MHz. La potencia de salida máxima 
para transmitir a una distancia máxima de 10 metros es de 0 dBm (1 mW), 
mientras que la versión de largo alcance transmite entre los 20 y 30 dBm (entre 
100 mW y 1 W).  
 
El hardware de un dispositivo Bluetooth se compone, fundamentalmente, de 
dos partes muy importantes: en primer lugar, un dispositivo de radio (encar-
gado de transmitir y modular la señal), y el controlador digital (compuesto por 
un procesador de señales digitales, una CPU y de los diferentes interfaces con 
el dispositivo anfitrión. 
 
En el estándar Bluetooth se han definido unas medidas de seguridad para po-
der asegurar la protección de la información. Las medidas de seguridad se ba-
san en tres puntos: 
 
 
1. Una rutina de pregunta-respuesta, para autentificación 
2. Una corriente cifrada de datos, para encriptación 
3. Generación de una clave de sesión (que puede ser cambiada durante la 
conexión) 
 
La tecnología Bluetooth permite la comunicación inalámbrica de las señales 
facilitando en gran manera la realización de test y monitorizaciones. Además el 
establecimiento de la comunicación entre uno u otro receptor en bien sencilla y 
rápida, lo que permite comunicar las señales a distintos receptores según se 
desee. Es suficiente que el receptor tenga incorporado el programa de adquisi-
ción para representar las señales. 
 
La velocidad de transmisión que permite el protocolo de Bluetooth es superior a 
la que proporciona Zigbee, y por otro lado conviene esta tecnología para la 
transmisión de varias señales simultáneamente, ya que permite la conexión de 
hasta 7 dispositivos entre ellos.  
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La tecnología Bluetooth es relativamente barata y está muy establecida en nu-
merosos dispositivos cotidianos lo que facilita la comunicación de estas señales 
a distintos receptores de manera sencilla y económica. 
 
El precio que se paga con la elección del Bluetooth es un mayor consumo de 
energía con respecto a Zigbee. 
 
 
4.2 Características módulo Bluetooth RN-41 
 
Para ello como ya se ha explicado anteriormente se escoge un módulo      
Bluetooth de la casa Roving Networks, más en concreto el RN-41 (Fig. 4.2), la 
decisión por la que se decide este módulo es porque tiene bajo consumo, el 
pequeño tamaño y el encapsulado facilita su uso. Por último la facilidad de do-
cumentación sobre este módulo también facilita la decisión. 
 
Gracias a este módulo, se envían los datos desde el µC al módulo por UART, 
tras haber establecido la comunicación (emparejamiento) con un receptor  
Bluetooth en el nodo central se transmiten los datos instantáneamente. Una 
vez ahí los datos se envían también por UART al PC, el cual ya se encarga de 
adquirir los datos, procesarlos y mostrarlos por pantalla. De este modo se con-
sigue dotar al sistema de adquisición de la portabilidad y comunicación inalám-
brica de las bioseñales del paciente a un nodo central (PC, PDA…). Este es un 
factor muy útil para el control remoto de pacientes y facilitar el trabajo de los 
médicos. 
 
 
 
 
Fig. 4.2 Módulo Bluetooth RN-41 
 
 
El RN-41 es un pequeño módulo que tiene un procesador Bluetooth EDR 2.0 
Clase 1 con un alcance de hasta 100 metros. Tiene capacidad para transferir 
datos con una velocidad de hasta 1,5 Mbps mantenidos. A continuación se 
muestran algunos datos de interés y las características eléctricas del RN-41 
(Tabla 4.1): 
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Parámetro Típico Máximo 
Tensión de alimentación 3,3 V 3,6 V 
Corriente alimentación en transmisión 65 mA 100 mA 
Modo recepción 35 mA 60 mA 
Consumo promedio corriente   
Modo conectado 30 mA  
Modo conectado (low power sniff) 8 mA  
Permitiendo modo dormido 2.5 mA  
 
Tabla 4.1 Características eléctricas 
 
 
Datos de interés: 
 
1. Tamaño 13.4mm (ancho) x 25.8mm (largo) x 2mm (grosor) 
2. Baud rate configurable desde 1200 bps hasta 921 Kbps 
 
El módulo tiene distintos modos de funcionamiento, y según esté transmitiendo, 
recibiendo o en reposo consume mayor o menor corriente. El módulo mientras 
no reciba o envíe datos tiene un consumo medio de en torno a 30 mA, un con-
sumo elevado como se comenta en las características del protocolo. De la 
misma forma permite activar un modo de funcionamiento en el que el módulo 
duerme mientras no debe enviar o recibir información (low power sniff) y con-
sume solo 8 mA. Cuando se activa esta opción se puede configurar la frecuen-
cia con la que el módulo se despierta, por defecto este se despertará cuando 
lleguen datos a los puertos serie. Ésta última opción hace perder el primer 
carácter ya que necesita un tiempo para despertarse que es del orden de 5 ms.   
 
Es debido a las características comentadas que se intenta enviar el mayor 
número de muestras en el mismo paquete, para conseguir que el módulo esté 
en el modo de transmisión el menor tiempo posible y reducir el consumo.  
 
El protocolo de comunicación Bluetooth va completamente integrado en el 
módulo. Es transparente al usuario, esto quiere decir que una vez el µC trans-
mite los datos por el puerto UART_TX al pin de lectura UART_RX del módulo 
RN-41, este automáticamente crea el paquete correspondiente y envía por RF 
los datos. El receptor con el que se ha emparejado recibe los datos y se leen 
desde el puerto serie. No se trata nada del protocolo de comunicación Blueto-
oth.  
 
El módulo RN-41 tiene dos modos de funcionamiento, el “Data mode” y  
“Command mode”. El primero es el modo de transmisión en el que todos los 
comandos son ignorados, y el segundo es el modo de configuración, en el que 
mediante determinados comandos se puede configurar ciertos parámetros de 
funcionamiento del módulo. Los comandos pueden ser enviados mediante    
Hyperterminal por ejemplo. 
 
Para entrar en el modo de configuración del módulo se debe enviar la cadena 
“$$$” dentro de los primeros 60 s tras la alimentación de éste, ya que si no, en-
tra en modo datos y los comandos son ignorados. Mediante distintos comandos 
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[10] se puede configurar el Baud Rate, permitir el modo dormido, contraseñas 
de emparejamiento… Cuando un comando es válido se devuelve “AOK”, si es 
erróneo devuelve “ERR”. Comandos no reconocidos devuelven “?”. Por último 
para salir del modo configuración y utilizar el “Data mode” basta con enviar “---“. 
 
 
4.3 Configuración y funcionamiento del módulo RN-41 
 
Para la configuración del módulo RN-41 se envían desde el PC al módulo los 
comandos requeridos mediante Hyperterminal, pero para hacer llegar estos 
comandos hasta el puerto UART_RX del módulo se necesita un cable adapta-
dor de USB a RS-232, un cable RS-232 y un adaptador de nivel. El adaptador 
de nivel MAX232 es para ajustar los niveles de 1s y 0s, ya que el PC trabaja 
con señales de ±12 V y en cambio el módulo está preparado para recibir 0 y 
3 V. La configuración para el control del RN-41 está representada en la Fig. 4.3. 
 
 
 
 
Fig. 4.3 Configuración para el control del módulo RN-41 
 
 
Se deja la configuración por defecto del RN-41 que tiene un Baud Rate de 
115200 bps. Permite una resolución suficiente para ambas señales, mues-
treando a 200 Hz y enviando paquetes con 5 muestras de cada señal.  
 
A la hora de conectar el receptor Bluetooth al puerto serie del PC y alimentar el 
módulo RN-41 se puede realizar el emparejamiento. Para ello por defecto la 
contraseña que se requiere es “1234”. Una vez emparejados, aparecen dos 
puertos serie COM asociados al receptor Bluetooth, uno se especifica como 
transmisión y el otro como recepción, pero sólo uno de ellos tiene asignado 
“SPP”, es este el que se utiliza para la comunicación, tanto recepción como 
transmisión si fuese necesario.  
 
El módulo RN-41 tiene hasta 34 pines, pero en este caso solo son necesarios 
3, la tierra GND, la alimentación VCC a 3 V y el pin 16 de recepción UART_RX.  
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5.  CUANTIFICACIÓN DEL RUIDO DEL SISTEMA Y ME-
DIDAS PARA SU REDUCCIÓN 
 
En el nodo inalámbrico diseñado finalmente se pueden distinguir básicamente 
de 3 bloques: la etapa analógica en la que se adquieren y acondicionan las se-
ñales del ECG y del fotopletismograma, a continuación le sigue el micro-
controlador y por último entra en acción el módulo Bluetooth. De la misma for-
ma que se han estructurado los capítulos de la memoria, y el orden de trabajo 
llevado, este orden viene bien para cuantificar el consumo de cada una de las 
partes del sistema. En este capítulo se tratará de cuantificar un requisito impor-
tante del presente trabajo, que es el reducir el consumo en la manera de lo po-
sible para optimizar el rendimiento del sistema. 
 
A continuación se muestra un esquema representativo con el que se cuantifica 
el consumo de un determinado sistema (Fig. 5.1). Para ello basta con colocar 
una pequeña resistencia en paralelo con el circuito y medir mediante el oscilos-
copio la tensión que cae en dicha resistencia.  
 
 
 
 
Fig. 5.1 Configuración para la medida del consumo de corriente 
 
 
El procedimiento a seguir para el cálculo del consumo de corriente consiste en 
almacenar durante un periodo de tiempo la tensión medida por el osciloscopio, 
calcular la tensión media y por último dividir entre la resistencia colocada. El 
resultado es la corriente media consumida durante este periodo de tiempo. A 
continuación se desglosa en distintas puntos el consumo de las 3 partes de las 
que consta el sistema. 
 
En el caso de las etapas de acondicionamiento del ECG y del fotopletismogra-
ma el consumo lo impone la alimentación del LED, ya que el resto del circuito 
apenas consume 3 mA. Por parte del LED son en torno a 20 mA la intensidad 
de corriente que consume para alimentarlo. Esta es elevada ya que para obte-
ner una buena calidad del fotopletismograma con el diseño del sistema realiza-
do es necesario aumentar la intensidad de la luz. En este caso se ha primado 
la calidad de la señal frente al consumo por esto el elevado valor de corriente 
consumida.  
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Como se ha comentado en el apartado del µC se ha diseñado el funciona-
miento de este para reducir el consumo en lo posible. El consumo del Kit 
eZ430-C2500 es insignificante en relación a lo que va a consumir el LED y el 
módulo Bluetooth. De hecho, el consumo del MSP-430 en estado de reposo 
(LPM0) apenas es de 1,4 µA, y en modo activo llega a consumir como máximo 
390 µA. Por otro lado el mayor consumo por parte del Kit lo impone la radio de 
RF, que en este caso no se hace uso de ella. 
 
El siguiente elemento que entra en acción corresponde al modulo Bluetooth 
RN-41. Este es un dispositivo crítico porque aumenta considerablemente el 
consumo, el problema es que no se puede prescindir de él, lo que se ha reali-
zado para reducir el consumo se ha comentado en el capítulo del µC que con-
siste en enviar paquetes con varias muestras. De esta forma se consigue un 
ahorro de 4 mA.  
 
El consumo del sistema final en funcionamiento, adquiriendo y representando 
las señales mediante el programa de adquisición (LabVIEW) es de 51,53 mA 
(Fig. 5.2). Es un valor elevado que se ha visto que disminuye en el momento en 
el que el programa de adquisición no está funcionando. Esto es, si LabVIEW 
está parado, el consumo del sistema es de 31,61 mA, se reduce en torno a 
20 mA. 
  
 
 
Fig. 5.2 Consumo de corriente sistema final 
 
 
Para alimentar el sistema de adquisición implementado se han usado tres ba-
terías recargables disponibles en el laboratorio de la casa ANSMANN y propor-
cionan 1,2 V cada una de ellas [11]. Tienen una capacidad de 800 mAh, no es 
elevada pero la ventaja es que son recargables. 
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Para conocer el tiempo de vida ideal de las baterías alimentado el sistema di-
señado basta con calcular la relación la relación de tiempo entre la capacidad 
de la batería y el consumo medio del sistema (5.1) 
 
 
                       (5.1) 
 
 
 
El problema es que el sistema implementado no funciona por debajo de los 3 V 
de alimentación, se recuerda que el módulo RN-41debe estar alimentado por al 
menos 3 V. Por lo tanto no se puede calcular el tiempo de duración de la des-
carga total de las baterías. 
 
Por otro lado, si se tiene en cuenta que el regulador tiene una tensión de Drop 
Out de 120 mV, el tiempo de vida de las baterías para este sistema será el 
tiempo durante el que proporcionen al menos 1,04 V, para que entre las tres 
baterías se tenga 3,12 V.  
 
Observando la gráfica Fig. 5.3, se puede hacer una aproximación de la curva de 
descarga para un consumo de en torno a 50 mA, pero observando la curva de 
descarga de 85 mA se puede asegurar una vida de al menos 9 horas. 
 
 
 
 
Fig. 5.3 Curva de descarga de baterías recargables AAA de 1,2 V
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6. INTERFAZ DE USUARIO 
 
 
Utilizaremos el programa  LabVIEW®, una herramienta de programación gráfi-
ca diseñada para el desarrollo de test y pruebas. Su entorno gráfico permite 
conseguir una interfaz de usuario sencilla y cómoda para recibir, procesar y 
mostrar las gráficas de las señales deseadas. 
   
Los receptores Bluetooth cuando se conectan por el puerto USB de un PC  
crean por defecto dos puertos virtuales COM, para establecer la comunicación 
entre dispositivos Bluetooth basta con seleccionar aquel que tenga la etiqueta 
“SPP”. Este puerto permite tanto la recepción como la transmisión de datos. 
Por otro lado se debe tener en cuenta el Baud Rate con el que se leen los da-
tos recibidos, ya que por defecto se utilizan 9600 bps, pero en el caso del 
módulo RN-41 se ha comentado que transmite con una tasa de 115200 bps, 
así que para evitar errores en la recepción se realiza la lectura de datos a esta 
velocidad. 
 
En cuanto a la interfaz gráfica se refiere, en pantalla se muestra la posibilidad 
de selección del puerto de lectura de datos, que debe corresponder con el co-
mentado anteriormente. Por pantalla se muestran simultáneamente las señales 
del ECG y del fotopletismograma.  
 
A continuación se presentan distintas capturas de pantalla de distintas situacio-
nes del usuario, en distintas disposiciones con respecto a la red eléctrica (ale-
jado, Fig. 6.1 y cerca, Fig. 6.2) y por otro lado afectando la interferencia del elec-
tromiograma (Fig. 6.3) debido a tensión muscular ejercida al presionar los puños 
de las manos. De esta manera se muestran los efectos de estas dos interferen-
cias sobre las señales adquiridas que son las más significativas como se ha 
comentado durante el desarrollo del texto.  
 
Como se ha comentada en capítulos anteriores las redes eléctricas afectan 
como interferencia, se acopla como modo común, y especialmente en el caso 
del ECG se observa el efecto sobre la señal adquirida. Es la frecuencia de 
50 Hz la que se ve reflejada en las gráficas como interferencia. Conforme el 
usuario se aleja de estas fuentes de interferencias disminuye. El primer test se 
ha realizado a una distancia de 2 metros con respecto al PC y redes eléctricas, 
en el caso de que exista un portátil la interferencia es mayor y la distancia debe 
ser mayor para que no sea afectado. En el segundo caso, se sitúa el usuario 
junto a un enchufe en el que hay conectada una bombilla de luz, observando 
un incremento considerable de la interferencia. Por último, el tercer test se re-
fleja la interferencia del electromiograma que afecta también en mayor grado al 
ECG, ya que ocupa un rango de frecuencias similar al del ECG.  
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Fig. 6.1 ECG y fotopletismograma sin interferencias provocadas 
 
 
 
 
Fig. 6.2 ECG y fotopletismograma afectado por la red eléctrica 
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Fig. 6.3 ECG y fotopletismograma bajo la influencia de electromiograma 
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7. CONCLUSIONES 
 
Respecto a los objetivos iniciales que se pretendían para el presente proyecto 
se ha conseguido cumplir con la totalidad de ellos. El sistema implementado es 
alimentado por tres baterías AAA, que relativamente tiene un reducido consu-
mo, en torno a los 50 mA, teniendo en cuenta que el mayor consumo proviene 
del LED y de la radio Bluetooth. 
 
La implementación física es de reducido tamaño con la posibilidad de portarlo 
en el bolsillo del usuario o incluso adherido a la cintura. Se ha conseguido dotar 
de la capacidad de comunicación inalámbrica, posibilitando de esta manera la 
monitorización de las señales del ECG y fotopletismograma de manera remota, 
mejorando la interacción entre paciente y centro hospitalario. 
 
Para la adquisición del ECG ha sido necesaria solo una derivación, es decir 
dos puntos de contacto para obtener la señal diferencial con la que se repre-
senta el ECG. 
 
Según pruebas realizadas, la distancia máxima con la que el sistema puede 
funcionar correctamente con respecto al receptor se sitúa en torno a los 7 me-
tros. Durante estas pruebas, el movimiento del usuario provoca actividad mus-
cular y movimiento en los electrodos y se ve reflejados como interferencias en 
la representación de las señales, en forma de electromiograma y oscilaciones 
de las líneas de base.  
 
Podrían haberse realizado pruebas colocando los electrodos en el pecho para 
reducir estas interferencias, pero queda para un futuro por falta de tiempo para 
estas. 
 
Destacar que para el caso del ECG la influencia de las redes eléctricas es im-
portante, por lo que cuanto más alejado se sitúe el usuario con respecto a es-
tas menor será el efecto de las interferencias.  
 
La transmisión de ambas señales a simple vista parece simultanea, pero real-
mente no es así, ya que no se posee de 2 ADC, por lo que se muestrean las 
señales de manera sucesiva. El tiempo entre los muestreos depende de cuánto 
tarda el ADC en realizar la primera conversión, se ha estimado en torno a 
50 µs, por lo que se puede considerar casi simultánea. 
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ANEXO A: CIRCUITOS ESQUEMÁTICOS 
 
1. Regulador de tensión, divisor de tensión y seguidor de tensión (Fig. A. 1): 
 
 
 
 
Fig. A. 1 Regulador de tensión y divisor de tensión 
 
 
2. Etapa acondicionamiento ECG (Fig. A. 2): 
 
 
 
 
 
Fig. A. 2 Etapa acondicionamiento ECG 
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3. Módulo RN-41 (Fig. A. 3) 
 
 
 
 
Fig. A. 3 Módulo RN-41 
 
 
4. Etapa acondicionamiento del fotopletismograma (Fig. A. 4) 
 
 
 
Fig. A. 4 Etapa acondicionamiento del fotopletismograma 
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ANEXO B: CÓDIGO DEL MSP-430  
 
Código utilizado en el microprocesador: 
 
#include "virtual_com_cmds.h" 
#include <string.h> 
#include "bsp.h" 
#include "mrfi.h" 
#include "bsp_leds.h" 
#include "bsp_buttons.h" 
#include "nwk_types.h" 
#include "nwk_api.h" 
#include "nwk_frame.h" 
#include "nwk.h" 
 
 
#ifndef APP_AUTO_ACK 
#error ERROR: Must define the macro APP_AUTO_ACK for this application. 
#endif 
 
__interrupt void Timer_A (void); 
__interrupt void ADC10_ISR(void); 
 
static volatile uint8_t sSelfMeasureSem=0; //defino variable uint8 porque solo utilizará 8bits 
 
void main(void) 
{   
  BSP_Init(); 
  WDTCTL = WDTPW + WDTHOLD;       
  P1DIR |= 0x03;                                    // P1.0 output y P1.1 output 
  P1OUT = 0;                                         // LEDs apagados 
  P2DIR |= 0x00;                                    // P2.0 y P2.2 input  
  P2DIR |= 0x02;          // P2.1 output PIN4 
  P2OUT &= ~0x02;                               // Salida 0 en PIN4 
  TACCTL0 = CCIE;                               // TACCR0 interrupt  enabled 
  BCSCTL3 |= LFXT1S_2;       // LFXT1 = VLO (so ACLK source by VLO ~12KHz) 
  TACTL = TASSEL_1 + MC_1;              // ACLK, upmode 
  TACCR0 = 55;                   //Timer_A wait 5 ms  200Hz muestras/segundo 
   
  COM_Init();               //Transmit splash screen and network init notification 
   
  volatile unsigned long volt=0;    // Para pasar correctamente el valor de ADC10MEM a una 
variable integer 
   
int j=0;   
  char msg[4];       
  while(1) 
  {   
    __bis_SR_register(LPM1_bits + GIE);  //Entra en reposo mientras se esperan 5 ms para 
muestrear 
    
if (sSelfMeasureSem) 
    { 
      int sampled; 
   
      ADC10CTL1 = INCH_0;                 // Muestreo ECG 
      ADC10AE0 |= BIT0;                     // P2.2 ADC signal input (PIN3) 
      ADC10CTL0 = ADC10SHT_2 + ADC10IE + ADC10ON  + SREF_1 + REF2_5V + REFON;   
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      for(sampled = 240; sampled > 0; sampled--); 
      ADC10CTL0 |= ENC + ADC10SC;   // ADC10ON, sampling and conversion start 
      __bis_SR_register(CPUOFF + GIE);            // LPM0, ADC10_ISR will force exit, tarda 50us  
       
      msg[j] = (ADC10MEM&0xFF); 
      msg[j+1] = (ADC10MEM&0x300)>>8; 
      j=j+2; 
            
      ADC10CTL0 &= ~ENC; 
      ADC10CTL0 &= ~(REFON + ADC10ON);    //se desactiva el conversor A/D para ahorrar 
energia 
     
      ADC10CTL1 = INCH_2;                               // Muestreo Fotoplestimograma 
      ADC10AE0 |= BIT2;     // P2.2 ADC signal input (PIN5) 
      ADC10CTL0 = ADC10SHT_2 + ADC10IE + ADC10ON  + SREF_1 + REF2_5V + REFON;  
      for(sampled = 240; sampled > 0; sampled--); 
      ADC10CTL0 |= ENC + ADC10SC;             // ADC10ON, sampling and conversion start 
      __bis_SR_register(CPUOFF + GIE);            // LPM0, ADC10_ISR will force exit, tarda 50us  
            
      if (j<2){ 
      msg[j] = (ADC10MEM&0xFF); 
      msg[j+1] = (ADC10MEM&0x300)>>8; 
      j=j+2; 
      }   
      else{ 
      msg[j] = (ADC10MEM&0xFF); 
      msg[j+1] = (ADC10MEM&0x300)>>8; 
      j=0; 
      P1OUT ^= 0x02;                     // Enciendo/apago LED verde cuando va a iniciar la trasmisión 
      TXString1(msg); 
      } 
 
      ADC10CTL0 &= ~ENC; 
      ADC10CTL0 &= ~(REFON + ADC10ON);              //se desactiva el conversor A/D para aho-
rrar energia  
      P1OUT &= ~0x01;                   // Apago LED rojo tras el muestreo  
     
      sSelfMeasureSem=0; 
    } 
  } 
} 
 
 
*/ Rutinas de interrupción */ 
 
// Timer A0 interrupt service routine 
#pragma vector=TIMERA0_VECTOR 
__interrupt void Timer_A (void) 
{ 
  __bic_SR_register_on_exit(LPM1_bits); 
  sSelfMeasureSem = 1; 
  P1OUT |= 0x01;                        // Enciendo LED rojo cuando va a iniciar el muestreo 
  } 
 
// ADC10 interrupt service routine 
#pragma vector=ADC10_VECTOR 
__interrupt void ADC10_ISR(void) 
{ 
  __bic_SR_register_on_exit(CPUOFF);        // Clear CPUOFF bit from 0(SR) 
} 
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Codigo con el que se transmite por el puerto UART los bytes resultantes del 
muestreo y cuantificación: 
 
#include <string.h> 
#include "bsp.h" 
#include "virtual_com_cmds.h" 
 
//********* End Virtual Com Port Communication******************// 
 
void COM_Init(void) 
{   
  P3SEL |= 0x30;                   // P3.4,5 = USCI_A0 TXD/RXD 
  UCA0CTL1 = UCSSEL_2;             // SMCLK 
  /*UCA0BR0 = 0x41;                // 9600 from 8Mhz para conexion USB 
  UCA0BR1 = 0x3; 
  UCA0MCTL = UCBRS_2;*/ 
  UCA0BR0 = 0x45;                  // 115200 from 8Mhz para bluetooth 
  UCA0BR1 = 0x00; 
  UCA0MCTL = UCBRS_4;  
  UCA0CTL1 &= ~UCSWRST;           // **Initialize USCI state machine** 
  IE2 |= UCA0RXIE;                 // Enable USCI_A0 RX interrupt 
  __enable_interrupt();  
} 
 
void TXString1(char var[4]) 
{    
  int k=0; 
  char esp = '\n'; 
  char espa = 'N';      // Se intercalan caracteres para la sicroni-
zación en LabVIEW 
 
  for (k=0; k<4; k++){ 
    UCA0TXBUF = esp; 
    while (!(IFG2&UCA0TXIFG));           // USCI_A0 TX buffer ready? 
    UCA0TXBUF = espa; 
    while (!(IFG2&UCA0TXIFG));  
    UCA0TXBUF = var[k]; 
    while (!(IFG2&UCA0TXIFG));           // USCI_A0 TX buffer ready? 
    k=k+1; 
    UCA0TXBUF = var[k]; 
    while (!(IFG2&UCA0TXIFG));           // USCI_A0 TX buffer ready? 
    k=k+1; 
    UCA0TXBUF = var[k]; 
    while (!(IFG2&UCA0TXIFG));           // USCI_A0 TX buffer ready? 
    k=k+1; 
    UCA0TXBUF = var[k]; 
    while (!(IFG2&UCA0TXIFG));           // USCI_A0 TX buffer ready? 
  } 
} 
